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Cet article présente le principe et le potentiel énergétique d’un générateur 
électromagnétique, in vivo, non invasif, utilisant les mouvements naturels du corps 
humain lors de la marche, dans le but de créer une source autonome qui pourra 
servir à terme de prothèse intelligente. Dans un premier temps, nous décrivons le 
principe du système. Ensuite, les couplages entre les phénomènes humains, 
mécaniques et électriques étant très importants, une étude mécanique et électrique 
est conduite pour déterminer un ordre de grandeur de la puissance récupérable. 
 





La pose de prothèses orthopédiques, totales du genou, concerne 250000 personnes aux Etats Unis [1]. 
Le contexte chirurgical actuel est tel que lors de la pose d’une prothèse orthopédique, totale ou partielle, cette 
dernière ne remplace pas l’articulation mais seulement sa fonction. Les conditions de fonctionnement de la 
prothèse vont ensuite évoluer dans le temps : usure due aux frottements, évolution de la masse du patient, 
variations morpho fonctionnelles comme par exemple, la déformation de la prothèse en fonction de la marche du 
patient, de l’activité du patient (activité physique, chute, etc.). Ces modifications in vivo, peuvent entraîner une 
simple gène mais aussi aller jusqu’au descellement de la prothèse. Dans de nombreux cas, une chirurgie de 
révision est nécessaire, qui se révèle généralement plus complexe et plus traumatisante pour le patient que la 
première opération. On évalue à 8% le nombre d’interventions de reprises [2-4]. 
En l’absence d’ostéolyse (destruction progressive du tissu 
osseux) ou de descellement d’implant, seulement la pièce de 
polyéthylène UHMWPE (UltraHight Molecular Weight 
PolyEthylene) comme illustré sur la figure 1 nécessite d’être 
remplacée. Cependant, la plupart des échecs sont dus à un 
descellement, auquel cas une nouvelle pose de Prothèse Totale du 
Genou (TKA) doit être réalisée. Les extrémités des os tibial et 
fémoral sont encore réduites et une TKA plus large est insérée. 
Cela implique la transplantation d’un greffon osseux, un temps 
d’opération et d’hospitalisation prolongé, et souvent, une mobilité 
du genou diminuée ainsi qu’une plus grande souffrance pour le 
patient. Un diagnostic anticipé est nécessaire si ces révisions 
chirurgicales extrêmes veulent être évitées. L’idéal serait de s’affranchir d’une ré-opération, synonyme de 
complications et d’impact sur le patient et le chirurgien. 
A l’heure actuelle, en orthopédie, les systèmes miniaturisés in vivo restent au niveau des besoins en 
mesures [5-10]. Or le véritable intérêt, d’utiliser des systèmes miniaturisés in vivo [11], serait d’apporter des 
corrections en temps réels à des dysfonctionnements internes. 
De plus, compte tenu des contraintes exercées sur les prothèses, il y aurait un réel besoin de systèmes 
auto-adaptatifs. Ils permettraient de moduler au cours du temps la prothèse suivant le morphotype du patient, de 
corriger les erreurs comme la non optimisation de la pose de la prothèse ou de rééquilibrer les tensions 
ligamentaires. Ainsi la liste de ces systèmes dits intelligents peut être très importante. On pourrait imaginer, par 
exemple, des micro-actionneurs permettant de repositionner une prothèse, des micro-tenseurs permettant 
Figure 1. Prothèse totale du genou.
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Figure 2. Composantes du genou.
d’ajuster la tension des ligaments, etc. Dans [12], il a été recensé un ensemble d'études expérimentales sur les 
ligaments du genou, chacun assimilé à un ressort. On en déduit, la raideur moyenne K (N/mm), la longueur au 
repos lg (mm), la déformation moyenne ∆l (%) et l'énergie moyenne de déformation. La puissance est déduite sur 
le principe que la marche s’effectue à une fréquence de 1 Hz soit un pas par seconde. La puissance admise pour 
une déformation simple ou courante est d’environ de 10% de la puissance maximale, soit entre 0.5 et 1 W. 
Mais l’idéal serait que ces systèmes soient autonomes. L’autonomie des systèmes électroniques 
portables suscite depuis quelques années de nombreuses questions dans le domaine médical. L’idéal serait de 
créer des systèmes complètement autonomes, qui produisent leur propre énergie électrique. Or très peu, voir 
aucun système industriel autonome ne fonctionne actuellement, le problème de l’alimentation de l’énergie 
électrique étant toujours résolu par des batteries, piles ou par un apport extérieur. Un générateur interne 
permettrait de s’affranchir d’un dispositif externe encombrant, tel que les bobines d’induction fixée sur la jambe 
du patient [7], [13]. Ainsi pour assurer une puissance nécessaire et utile au dispositif électromécanique, ce 
dernier doit être capable de produire suffisamment d’énergie. Or tout déplacement du corps humain représente 
une ressource énergétique renouvelable considérable. En récupérer une modeste partie permettrait de générer une 
énergie utile pour créer des prothèses orthopédiques adaptatives et autonomes. 
A l’heure actuelle au niveau orthopédique, peu de systèmes ont été étudiés. Un seul système in vivo est 
proposé. Il concerne la mise en place d’implants générateurs d’énergie [14-15] où le principe est basé sur 
l’exploitation de la déformation mécanique des composants piézoélectriques au niveau d’une prothèse du genou. 
Nous proposons alors un concept de récupération, basé sur une masse mobile située dans la quille de la 
prothèse, mise en mouvement par le déplacement du genou. Le balancier effectue des mouvements de rotation 
transmis à un générateur électromagnétique qui récupère une partie de son énergie mécanique. Notre but est 
d’envisager, à condition de concevoir un générateur spécial, une génération directe, donc sans multiplication 
mécanique de la vitesse, afin d’augmenter le rendement, avec un convertisseur électronique évolué. Dans ce cas, 
il est nécessaire de concevoir une génératrice à haut rendement malgré une très basse vitesse et un couple 
relativement élevé. 
 
PRINCIPE DE FONCTIONNEMENT 
 
Le système entièrement clos est mis en mouvement par le genou à travers des forces d’excitation 
provenant du mouvement du genou (figure 2). Un système mécanique s’apparentant à un pendule est placé à 
l’intérieur de la quille de la prothèse (figure 3). Le mouvement de la masse du pendule entraîne le rotor d’un 
générateur électromécanique lui-même couplé électriquement à une charge via un convertisseur de puissance. Le 
contrôle de ce dernier permettra d’imposer à chaque instant le couple qu’oppose le générateur au pendule. 
 
 
Les composantes x et y, de la figure 2, correspondent aux composantes longitudinale x (sens de la 
marche) et verticale y (sens de la hauteur) au niveau d’un genou (figures 4 et 5), pour une marche à 5 km/h qui 
correspond à une marche normale. Ces mouvements ont une fréquence de l’ordre de 1 Hz qui correspond à la 
fréquence d’un pas, et varie très peu d’un individu à l’autre lors de la marche normale. Cependant, le 
déplacement d’un membre inférieur est fluctuant et non périodique, car il varie en fonction de l’activité (marche, 
course, saut, escaliers…). Notre étude est basée, sur une marche de 5km/h, qui correspond à une marche 
normale, donc activité régulière pour tout patient, sachant que monter des escaliers, courir permettra de récupérer 
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Figure 3.  Schéma de principe du système de récupération 













xmax ≅ 263 mm
 
Figure 4. Mouvement longitudinal du genou 
Tgenou














Figure 5. Mouvement vertical du genou 
 
MODELISATION MECANIQUE DU SYSTEME 
 
La détermination de la puissance électrique récupérée nécessite le calcul des mouvements du système 
couplé genou et pendule. Le système (figure 7) est constitué d’un rotor de rayon R et de masse M, solidaire d’une 
masse ponctuelle m placée à une distance r de l’axe de rotation ),( zA r du rotor. Ce rotor prend en compte toutes 
les parties inertielles du générateur, autre que la masse mobile. L’axe de rotation ),( zA r du rotor se déplace dans 
un plan (x,y), y orienté vers le haut, x vers la droite 
par rapport à un référentiel supposé galiléen afin de 
prendre en compte le mouvement de la marche. 
Arbitrairement la position initiale est fixée à (0,0). 
La position angulaire θ est arbitrairement à 0 quand 
la masselotte est en position basse (position 
d’équilibre stable). Les efforts Fx et Fy sont 
inconnus mais sont associés aux déplacements 
imposés x et y caractérisant la trajectoire du genou 
(point A). Ces efforts représentent les actions 
mécaniques générées par les muscles lors de la 
marche. Si 0 est un point fixe (repère galiléen) et 
que la trajectoire du genou est imposée (figures 4 et 
5), alors le système n’est exprimé qu’avec un seul 
paramètre : θ 
 
L’écriture des équations de Lagrange permet de caractériser l’équation de mouvement de ce système. 
L’énergie cinétique du système est constituée de l’énergie de translation du solide , de l’énergie de translation 
du solide  et de l’énergie de déplacement du pendule , elle-même constituée respectivement de l’énergie de 
translation et de rotation du rotor, et de l’énergie de déplacement due la masse m. Soit une énergie cinétique 
totale du système telle que : 
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Nous modélisons la transformation de l’énergie cinétique et potentielle en énergie électrique, par l’introduction 
dans notre modèle d’un potentiel de dissipation D  qui ne dépend que de θ (θ& ). Le couple de charge correspond 
au transfert d’énergie et à la structure du convertisseur. Il a été montré [16], que quel que soit le cas, il est 
intéressant de considérer que la force de Laplace se ramène à un frottement visqueux, c’est à dire que le 
convertisseur et la charge se comportent comme une résistance, adaptable pour obtenir le fonctionnement 




























































2βλ =  la puissance mécanique dépend de θ telle que : 2)( θλ &⋅=tpméca  
Ce mode de contrôle consiste à optimiser le coefficient de récupération ou coefficient d’amortissement 
visqueux λ du couple de récupération, afin de maximiser l’énergie récupérée, et donc de maximiser la puissance 
moyenne récupérée. Pour une excitation donnée, il existe une valeur optimale de λ. Pour une faible valeur de λ, 
l’amplitude des mouvements est très importante mais l’énergie récupérée est très faible alors que pour un λ 
tendant vers l’infini, le système pendulaire est tellement freiné que les mouvements et l’énergie récupérée sont 
très faibles. 
Par définition, la fonction dissipation D est égale à la demi puissance dissipée, donc si l’on impose une 
charge de type résistive 2
2
1)( θλθ && ⋅⋅=D . Le Lagrangien 0/0/)( ∑∑ −= EpEcL θ , permet d’obtenir l’évolution du 


























où qi correspond à θ, seul paramètre du système. 
Après écriture des différents termes, on obtient l’équation du mouvement suivante : 









⋅+⋅ θλθθθθ &&&&&&& rgmyxrmrmRM  
Cette équation permet de déterminer l’angle θ , et donc la puissance moyenne que l’on peut compter récupérer, 
en moyennant la puissance instantanée, à l’aide du logiciel Matlab-Simulink. 
Rappelons que les évolutions de x et de y sont imposées. Si nous les avions considérés comme 
« inconnues », notre système aurait été caractérisé par 3 paramètres : x, y et θ, nous aurions alors obtenu deux 
équations supplémentaires. Mais ne connaissant pas les efforts Fx et Fy générés par les muscles, ces deux 
équations sont inutilisables. 
 
POTENTIEL D’UN GENERATEUR ELECTROMECANIQUE RESONNANT 
 
Pour une fréquence de résonance du système masse donnée, la puissance récupérée augmente toujours 
avec la fréquence de la marche [16]. Toutefois, cette puissance sera toujours inférieure à la puissance obtenue 
lorsque le système est accordé à la fréquence de la marche. Dans notre cas, nous obtenons un système non 
linéaire. 
Comportement du système sans excitation 
 
Afin de caractériser ce système non linéaire, essayons de comprendre son comportement, sans 
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 soit vérifié mais le système étant non linéaire, cela n’est vrai que pour de petites 
variations de θ. Donc, afin de comprendre comment le système se comporte, nous avons déterminer les 
paramètres géométriques du dispositif qui permettent d’obtenir 1 Hz, sans excitation (donc sans mouvement du 
genou) et sans charge. Le but étant que les fréquences d’oscillations réelles soient accordées à la fréquence de la 
marche pour obtenir un maximum de puissance. 









=ω . Pour une fréquence théorique f0, on écarte la masse du mobile de son point de repos et 
on le lâche. On détermine ensuite la fréquence réelle d’oscillation du système à l’aide d’une fft sur θ(t). On en 
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Figure 7. Fréquence d’oscillation du système en fonction de la position initiale du balourd 
 
Sachant que la fréquence théorique f0 est déterminée ou fixée à l’aide de l’équation ( )220220 5.0 rmRMrgm ⋅⋅+⋅⋅⋅=⋅⋅ ωω , que Rr <  et que Mm << , on fixe par exemple m, r, R et on en 
déduit M. 
Si l’angle θ varie dans de grandes proportions, nous obtenons un système qui n’est plus accordé à la 
fréquence d’oscillation de la marche. Il est donc important de prendre en compte ces résultats. 
Par exemples : 
- Pour des systèmes où la fréquence d’oscillation théorique est de 1 Hz, l’angle θ fait par la masselotte ne 
devra pas dépasser 60°, sinon le système ne sera plus accordé à la fréquence de la marche. 
- Si l’on veut, par exemple que la masselotte fasse un angle de 90° de chaque côté de sa position d’origine, il 
faudra choisir un système qui permet de croiser 90° à la fréquence d’oscillation réelle de 1 Hz, soit fgenou (par 
exemple f0 théorique = 1.185 Hz). 
On remarque également que plus la fréquence théorique est différente de la fréquence du genou, plus il est 
difficile d’accorder les deux fréquences sur un angle θ donné. 
 
Comportement du système pour des excitations simples 
 
Avec des excitations simples, comme par exemple une excitation sinusoïdale pure symétrique ou 
asymétrique, nous pouvons vérifier le modèle et en déduire les premiers résultats qui sont les suivants. 
Pour obtenir la puissance maximale, il faut que : 
- la fréquence du dispositif soit accordée à la fréquence de l’excitation ; 
- l’angle θ soit proche 90°, donc il faudra faire un asservissement de position ; 
- que le produit de la masse du balourd m et du rayon du bras de levier r soit le plus grand possible. 
De plus, le rapport des puissances entre deux simulations dépend du rapport rm ⋅  si le système est accordé à la 
fréquence d’oscillation de la marche à 90°. 
 
Comportement du système pour une excitation de la marche 
 
La figure 8 représente la forme de 
l’excitation du système, donc du mouvement du 
genou en deux dimensions. Après avoir réalisé 
plusieurs simulations, nous avons choisi trois séries 
de simulation résumant les résultats obtenus. Dans le 
tableau 1, Pmoy est la puissance moyenne maximale 
que l’on peut récupérer en fonction du coefficient de 
récupération λ optimum. Nous indiquons également 
les dimensions du système simulé, l’excursion 
maximale que décrit la masse mobile θPmoy, ainsi que 
le produit rm ⋅ . 












excitation de la masselotte
Figure 8. Mouvements 2D pendant une marche à 5 km/h
TABLEAU 1. Résultat de différentes séries de simulation 
Série 1 Serie 2 Série 3 
f0 théorique=1 Hz 
WPmoy µ42.630= , °= 65Pmoyθ  
gM 2.201=  mmR 10=  
gm 10=  mmr 5=  
5105 −⋅=⋅ rm  
-6101.9167 ⋅=λ  
f0 théorique=1.185 Hz 
WPmoy µ42.118=  , °= 103Pmoyθ  
gM 50=  mmR 7=  
gm 5.3=  mmr 2=  
6107 −⋅=⋅ rm  
-6101.9167 ⋅=λ  
f0 théorique=1.185 Hz 
WPmoy µ40.849= , °= 103Pmoyθ  
gM 100=  mmR 1.13=  
gm 10=  mmr 5=  
5105 −⋅=⋅ rm  
-6101.3667 ⋅=λ  
   
 
La série 1 n’étant pas accordée à la fréquence d’oscillation de la marche à 90°, on ne retrouve pas le rapport des 


















Si l’on compare la série 2 et la série 3, on obtient les mêmes résultats qu’avec des excitations simples. 
L’optimum de puissance est obtenu pour θ proche de 90° avec un rapport rm ⋅  le plus grand possible et avec 
des dimensions du dispositif permettant d’être accordées pour θ=90° à la fréquence de la marche. 
Il faudra donc réaliser un asservissement de position de la masselotte à 90° en jouant sur la récupération de 
l’énergie soit λ pour avoir une puissance la plus grande possible. 
















Les figures 9, 10 et 11 montrent respectivement la puissance moyenne en fonction du coefficient de récupération 
λ, la trajectoire de la masse mobile et la puissance instantanée, pour la série 3. 
 


















Figure 9. Puissance moyenne en fonction 
du coefficient de récupération λ 
 











Figure 10. Déplacement de la masselotte 
 











Figure 11. Puissance instantanée 
 
 
CONCEPTION DU GENERATEUR 
 
Le système est soumis à une excitation 
fluctuante (marche du patient). Afin de 
récupérer le maximum d’énergie, différents 
éléments doivent être optimisés, comme la 
forme du dispositif, le générateur 
électromagnétique et la stratégie de contrôle. 
De plus, lors du développement de projets 
médicaux, les concepteurs sont soumis aux 
contraintes médicales qui sont de trois ordres : 
biocompatibilité, fiabilité et sécurité. 
Le schéma de principe de la structure 
électromagnétique du générateur à aimants 
permanents est donné figure 12. Il s’agit ici 
d’une solution parmi d’autre et dans laquelle la 
machine est directement intégrée au système 
pendulaire et donc constitue une partie de la 
masse du balancier. Le rotor dépendant de l’axe 
de rotation de la machine, donc du balourd, est constitué d’aimants néodyme-fer-bore aimantés radialement et 
Figure 12.  Schéma simplifié du générateur
balourd (non magnétique 











d’une armature ferromagnétique. On réalise ainsi une machine à pôles lisses qui devrait présenter un effort de 
détente minimum. 
Dans le dimensionnement du générateur, il faudra tenir compte de l’équation qui lie ω0, r, R, m et M. 
Par exemple, si l’on fixe les dimensions maximales de r et m, on peut en déduire la puissance maximale que l’on 
pourra récupérer, mais attention à ce que les valeurs de M, R ne soient pas aberrante. Il est donc nécessaire de 
faire des compromis entre dimensionnement et puissance récupérée. 
 
CONCLUSION ET PERSPECTIVE 
 
Dans cet article nous avons présenté un dispositif original quoique très simple dans son principe. 
L’objectif de quelques dizaines de mW peut être atteint, si on peut imposer, pour la charge, une loi en U/I 
constante, adaptable aux conditions de la marche. Le rendement du générateur dépendra de l’optimisation du 
générateur. De plus, le contrôle de la récupération optimale de puissance est relativement simple puisqu’il s’agit 
d’amener l’axe du balancier en limite de 90° de chaque coté. 
Nous n’avons pas pris en compte jusqu’ici les frottements purement mécaniques. Les frottements 
visqueux prélèveront directement une partie de la puissance effectivement disponible. Compte tenu de la faible 
vitesse de déplacement, ils ne devraient pas être très élevés. Mais à ce niveau, seules des mesures expérimentales 
permettront d’évaluer celles-ci selon les solutions 
technologiques retenues. 
Avant de poursuivre sur l’optimisation de l’ensemble 
générateur – contrôle, il est intéressant de réaliser une étude sur 
le potentiel d’un générateur électro mécanique résonnant avec 
une masse mobile placée en équilibre instable. La masse mobile, 
placée en haut du générateur est maintenue par un ressort de 
raideur permettant à la masselotte de se déplacer entre -90° et 
90°, dans la partie supérieure, comme le montre la figure 13. 
Nous espérerons que ce système nous délivrera une puissance 
bien supérieure à l’étude menée jusque là. 
 
Cette étude n’est que le précurseur d’études en cours où l’on 
cherche à déterminer quel type de générateur électromécanique 
sera le mieux adapté au niveau puissance récupérée mais 
également au niveau médical (invasivité, biomédical) avec l’utilisation des mouvements naturels du corps 
humain afin d’éviter une éventuelle gène pour le patient. Cet objectif est pour nous un défi en terme de gestion 
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